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 要  旨 
Microwave Ablation(MWA)はマイクロ波焼灼に基づく悪性腫瘍の治療法であり，最小限の侵襲で
治療可能で，特に乳癌治療等に有望である．同技術では，確実な治療および患者の安全性を確保
するため，焼灼領域の高精度かつリアルタイムでの画像化が必要である．既存のイメージング手
法として，超音波や磁気共鳴画像化法(MRI: Magnetic Resonance Imaging)による方法が挙げら
れる．超音波による画像化技術では，熱による歪みやマイクロバブルによる虚像生成が問題とな
る．MRIに基づく手法ではリアルタイムによる画像化が難しく，コストが高く，設備が大型化す
るという問題点がある．一方，マイクロ波による画像化技術は，装置が小型かつ低コストであり，
MWAプローブから放射される信号を画像化に利用できるという利点がある． 
過去の研究において，焼灼された組織の複素誘電率は，焼灼される前の組織と比べて顕著に低下
することが分かっている．同事実を利用し，先行研究として到来時間差（TDOA: Time Difference 
of Arrival）による方法が提案されている．同手法では，背景媒質に関する先見情報を最低限に抑
え，高精度かつリアルタイムなイメージングが可能である．しかしながら，同手法は組織の乾燥
により生じる導電率の低下を考慮しておらず，特に焼灼による複素誘電率の低下が小さい場合に，
境界推定点の再構成誤差が無視できない． 
上記問題を解決するため，本論文では波形再構成に基づく手法を提案する．焼灼前後の複素誘電
率の低下により波形歪みを補正する数理モデルを導入する．一方，TDOA法および提案法では焼
灼領域付近の前後の複素誘電率値のみが先験情報として必要であり，過去のデータベース及び温
度変化から複素誘電率値を推定している．しかしながら，実際には個人差によるばらつきが無視
できないという問題がある．同問題に対し，S11 パラメータを利用した複素誘電率推定法を導入
する．精緻な数値ファントムを用いた 2次元及び 3次元 FDTD解析，また乳房ファントム実験に
より，本提案手法の有効性を示す． 
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　　　　　　　　　　　　　　　　　概要
Microwave Ablation(MWA)はマイクロ波焼灼に基づく悪性組織の治療法であり，
癌組織に直接プローブを挿入しマイクロ波加熱をするため，最小限の侵襲で治療
可能であり，特に乳癌治療等に有望である．同技術では，確実な治療および患者の
安全性を確保するため，アブレーション領域の高精度かつリアルタイムでの画像化
が必要である．既存のイメージング手法として，超音波や磁気共鳴画像化法 (MRI:
Magnetic Resonance Imaging)による方法が挙げられる．超音波による画像化技術
では，装置が小型かつリアルタイムでの画像化が可能であるが，熱による歪みやマ
イクロバブルによる虚像生成が問題となる．MRIに基づく手法では高精度である
が，リアルタイムによる画像化が難しく，鮮明な画像を得るために高い強度磁場を
得るための超電導コイル等が必要となり，コストが高く，設備が大型化するという
問題点がある．一方，マイクロ波による画像化技術は，装置が小型かつ低コストで
あり，MWAプローブから放射される信号を画像化に利用できるという利点がある．
過去の研究において，アブレーションされた組織の複素誘電率は，アブレーショ
ンされる前の組織と比べて顕著に低下することが分かっている．同事実を利用し，
従来のイメージングアルゴリズムとして，逆散乱解析や到来時間差 (TDOA: Time
Difference of Arrival)による方法が提案されている．逆散乱解析に基づく手法では，
複素誘電率分布を直接的に再構成することができるが，長大な計算時間と正確な背
景媒質の誘電率分布が必要となる．一方，TDOAに基づく手法では，送信源から
受信アンテナまでのアブレーション前後の前方散乱電界の差から領域境界点を推定
し，背景媒質に関する先見情報を最低限に抑え，高精度かつリアルタイムなイメー
ジングが可能である．しかしながら，同手法は組織の乾燥により生じる導電率の
低下を考慮しておらず，特にアブレーションによる複素誘電率の低下が小さい場合
に，境界推定点の再構成誤差が無視できない．
上記問題を解決するため，本論文では波形再構成に基づく手法を提案する．アブ
レーション前後の複素誘電率の低下により波形歪みを補正する数理モデルを導入す
る．一方，TDOA法および提案法では焼灼領域付近の前後の複素誘電率値のみが
先験情報として必要であり，過去のデータベース及び温度変化から複素誘電率値を
推定している．しかしながら，実際には個人差によるばらつきが無視できないとい
う問題がある．同問題に対し，S11パラメータを利用した複素誘電率推定法を導入
する．乳腺密度の異なる 2つの数値ファントムを用いて，2次元及び 3次元，また
乳房を模擬した実験ファントムにより，本提案手法の有効性を示す．
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第 1 章
序論
1.1 背景
マイクロ波アブレーション (MWA: Microwave Ablation)は，低侵襲のがん治療
方法として有望な技術の 1つである [1]．マイクロ波帯の周波数では，ラジオ波など
の低い周波数よりも早い細胞の加熱が可能である [2]．いくつかの研究では，MWA
が肝腫瘍の治療に効果的な臨床技術であることが実証されている [3]．これらの技
術は，肝臓や乳房の腫瘍など，その他の種類のがんの治療にも応用できる．乳房に
対するMWA治療は，外科手術のように腫瘍を含む乳房組織の大規模な除去の必
要性がないため，患者の身体的及び精神的負担を大幅に軽減することが可能であ
る．健康な組織へのダメージを最小限に抑え，悪性腫瘍のみを安全かつ効果的に除
去するためには，MWAを適切な画像化技術の下で導入する必要がある．そのよう
な画像化技術として，磁気共鳴画像法 (MRI)および超音波に基づく手法が開発さ
れ，試験されてきた．しかしながら，MRIに基づく手法は造影剤を加熱すること
を考慮しなければならない [4]ことに加え，大規模で高価な装置を必要とする．超
音波イメージング装置は，MRI装置よりも安価でポータブルであるが，アブレー
ションによって引き起こされるマイクロバブルによって，コントラスト画像が汚染
される可能性がある [5]．
マイクロ波に基づく画像化技術は，装置のポータブル性やコスト，またMWA機
器との互換性の観点から有望な代替手法である．しかしながら，マイクロ波帯にお
ける組織の誘電特性は，組織温度および生理的状態に敏感である [6]．また，アブ
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レーション後の組織はマイクロ波帯において複素誘電率の大きな低下を示すことが
分かっている [7]．これらの特徴に基づいて，アブレーション領域の大きさは間質性
MWAプローブから外部のアンテナで受信された前方散乱電界を測定し，この信号
を適切なアルゴリズムで処理することによりモニタリングできる．肝臓組織におけ
るMWAでは，肝臓のように比較的均質な組織の場合に，トモグラフィーアルゴリ
ズムによってアブレーション領域をモニタリングできる [8]．但し，これらの方法
では多大な計算コストによりリアルタイム画像化や，乳房のように不均質な背景媒
質を推定することは難しい．Moghaddamの研究グループは、時間微分散乱データ
を利用する逆散乱ベースのイメージング法を提案した [9]，[10]．これらの手法は，
フォワードソルバーを使用する反復アプローチ，例えば，歪Born反復法に基づい
ている．これはすなわち，画像精度が初期推定の誘電体マップに大きく依存してい
ることを意味し，順方向ソルバーを必要とする．特に 3次元問題では，正確な誘電
特性情報を得るために，多大な時間を必要とする．
より単純な処理により，リアルタイムかつ高精度，またノイズに強いアブレーショ
ン領域の画像化手法として，アブレーション前後の散乱信号の到来時間差 (TDOA:
Time Defference of Arrival)に基づくアルゴリズムが提案されている [11]．このア
ルゴリズムは，最小限の先験情報しか必要としない (アブレーション前後における
送信素子周囲組織の比誘電率のみ)．同手法は，2次元および 3次元 FDTD(Finite-
difference Time-domain)に基づくシミュレーションにより，高度に不均質な乳房
組織においても，リアルタイムな処理を可能とし，ノイズに強く，正確なアブレー
ション領域の画像化が可能であることを示した．しかしながら，このアルゴリズム
は特にアブレーションによる組織の誘電率の低下が小さい場合に，アブレーション
境界抽出において無視できない誤差を含むことが確認されている．
また，TDOAに基づくアルゴリズム [11]では前述の通り，先験情報としてアブ
レーション前およびアブレーション中の送信素子周囲の平均的な複素誘電率のみを
必要とする．過去のデータベース (例えば，[12])およびアブレーション中の温度情
報 (例えば，[6]，[7])から複素誘電率を推定しているが，実際には個人差によるば
らつきが無視できない問題がある．上記問題を解決するため，実測による複素誘電
率推定が必要となる．
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1.2 目的
本研究では，TDOAに基づく画像化手法における問題を解決するため，波形再
構成に基づく画像化手法を提案する．同手法では，アブレーション中の前方散乱信
号は，アブレーション前に測定された信号から再構成される．単純な前方伝播モデ
ルを仮定し，このアルゴリズムでは組織の複素誘電率の実部および虚部の低下をア
ブレーションによる影響とみなす．同手法は，成長データベースおよび組織の温度
情報から推定可能である，アブレーション前後のMWAプローブ付近の組織の平均
的な比誘電率および導電率の推定値のみを必要とする点で，TDOAに基づくアル
ゴリズムの重要な利点を保持する．さらに，組織の誘電特性の個人差に対応するた
め，S11パラメータに基づく誘電率推定手法との統合を提案する．組織密度の異な
る精緻な乳房モデルを用いた 2次元及び 3次元 FDTDシミュレーションや統計的
解析，乳房ファントム実験により，同手法の有効性を検証する．
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従来のアブレーション領域計測技術および複素
誘電率推定法
本章では，既に提案されているアブレーション領域計測技術および複素誘電率推定
法の概要と特徴について述べる．
2.1 アブレーション領域計測技術
本節ではアブレーション領域計測技術として，超音波による計測，X線CTによ
る計測，MRIによる計測，マイクロ波による計測について述べる．
2.1.1 超音波による計測
超音波パルス反射法を利用し，人体内部の可視化を可能とする超音波診断 [13]は，
リアルタイムなモニタリングが可能である．造影剤を使用せずに組織のコントラス
トを取得でき，放射線被ばくが無いため安全性の高い技術である．生体組織では組
織ごとに次式で表される音響インピーダンスZが異なることが知られている．
Z = ρV (2.1)
ここで，ρは媒質の密度，V は媒質中の音速を示す．同技術は超音波が媒質中にお
いて，離接する媒質の音響インピーダンスが同じ場合に透過し，異なる場合に反射
することを利用したイメージング手法である．同手法はパルス反射法と呼ばれ，媒
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図 2.1: 超音波によるアブレーション領域画像化結果
出典:“ Percutaneous Microwave Ablation for Liver Tumors Adjacent to Large
Vessels”
質境界までの距離は次式で与えられる．
L =
V
2
∆t (2.2)
ここで∆tは超音波の放射時刻と検出時刻の差である．探触子と呼ばれる超音波送
信源を接触させ，得られた反射波の振幅の時間変化を式 2.2を用いて体表面からの
深さに変換し表示した画像をAモード法と呼ぶのに対し，超音波ビームを走査し，
Aモードで得られた反射波の強度を並べた 2次元画像をBモード法と呼ぶ．MWA
モニタリングでは主にこの Bモード法が用いられる．また，特に肝細胞癌におい
て主要成分がガラクトースという糖から成る造影剤を用いた造影超音波検査が行わ
れている．癌組織は正常組織を比較し血流が豊富なため，造影剤を一時的に蓄えや
すいことを利用した造影手法である．
肝細胞癌におけるアブレーション領域の造影超音波による画像化結果を図 2.1に
示す．同図の左図はアブレーション前，右図はアブレーション後に対応する．アブ
レーション前では血流が活発なため癌細胞からは強いコントラストが得られている
が，アブレーション後では治療領域のコントラストが低下していることが確認でき
る．しかしながら，乳房のような不均質の強い媒質では鮮明なアブレーション領域
の判断が困難になる可能性や，アブレーションによって引き起こされるマイクロバ
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図 2.2: 癌細胞に配置されるMWAプローブの画像化結果
出典:“ Percutaneous Ultrasound-Guided Microwave Ablation of liver
Metastasis”
ブルによってコントラスト画像が汚染される可能性がある [5]．
また，超音波に基づく画像化手法はMWA治療プローブの挿入やその位置を確
認するためにも用いられている [14]．これにより癌組織およびMWAプローブの位
置関係を確認した上で処置を行うことにより，より安全で確実な治療に繋がってい
る．図 2.2に超音波に基づく手法により癌細胞に配置されるMWAプローブを画像
化した結果を示す．MWAプローブは主に金属から成るため，強いコントラストが
得られ挿入位置が確認できる．
2.1.2 X線CTによる計測
生体組織にX線を照射した場合，組織に依存する線吸収係数 µを持つことが知
られている．この事実を用いてX線 CTは，全方位から被検体に対しX線を照射
し，透過したX線を測定することで，被写体内の線吸収係数の空間的分布からコ
ントラスト画像を得る手法である [15]．画像のコントラストは次式に示すCT値と
呼ばれる濃淡で表現される．
v = 1000
µ− µaq
µaq − µair (2.3)
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図 2.3: X線CTによるアブレーション領域画像化結果
出典:“Microwave Ablation Therapy: Clinical Utility in Treatment of Pulmonary
Metastases”
ここで，µaqは水の吸収係数，µairは空気の吸収係数を示す．全方位で得られた投影
データを次式に示すラドン変換することで二次元の断層画像を得ることができる．
f(x, y) =
∫ pi
0
g˜(xcosθ + ysinθ, θ)dθ (2.4)
同画像化法は，現在の臨床応用において主にアブレーション前の腫瘍の確認，およ
びアブレーション後の経過観察などに用いられている．同手法の特長として，超音
波などと比較し非常に高解像度で鮮明な画像を得られることが挙げられる．
図 2.3に肝腫瘍におけるアブレーション領域のX線CTによる画像化結果を示す．
同図の左図はアブレーション前，右図はアブレーション後 6か月経過である．同図
では腫瘍に対して十分大きなアブレーション領域を確認でき，腫瘍の完全な処置が
できたと考えられる．また X線 CTによる画像化法は，超音波に基づく手法と同
様に，MWA治療プローブの挿入やその位置を確認するためにも用いられている．
図 2.4にX線CTによる手法により癌細胞に配置されるMWAプローブを画像化し
た結果を示す．同画像化法においても，MWAプローブは強いコントラストが得ら
れ，挿入位置が確認できる．しかしながら，同画像化法においては全方位からの撮
像が必要なために装置が大型である問題がある．
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図 2.4: 癌細胞に配置されるMWAプローブの画像化結果
出典:“Microwave Ablation Therapy: Clinical Utility in Treatment of Pulmonary
Metastases”
2.1.3 MRIによる計測
MRI(磁気共鳴画像法)は，強磁場内において被検体に含まれる水素原子核に核
磁気共鳴を起こし，その原子核が出す変動磁場を測定することで，生体組織によっ
て異なる原子核の密度およびその状態を画像化する手法である [13]．強磁場内に媒
質を配置したとき，媒質内の原子核は与えらえた磁束密度Bに比例するラーモア
周波数 f で歳差運動する．
f = γB/2pi (2.5)
ここで，γ は磁気回転比を示す．ラーモア周波数で変動する磁場を外部から与え
た場合，各スピンの歳差運動を励起させることができ，これを核磁気共鳴と呼ぶ．
MRIでは，静磁場中に短時間の変動磁場を照射し，原子核に歳差運動を励起させ，
その歳差運動が励起前戻るときに発生する変動磁場を計測する．計測した信号波形
に対し周波数変調および位相変調を施すことでコントラスト画像を得ることができ
る．同画像化法は，現在の臨床応用において主にアブレーション前の腫瘍の確認，
およびアブレーション後の経過観察などに用いられている．同手法の特長として，
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図 2.5: MRIによるアブレーション領域画像化結果
出典:“ Percutaneous Microwave Ablation for Liver Tumors Adjacent to Large
Vessels”
非常に高解像度で鮮明な画像および温度情報も取得できることが挙げられる．この
特長を利用し，MRIによるリアルタイムMWAモニタリング [16]やMWA中にお
ける温度情報の取得 [17]が提案されている．
肝腫瘍におけるアブレーション領域のMRIによる画像化結果を図 2.5に示す．同
図の左図はアブレーション前，右図はアブレーション後 12か月経過である．アブ
レーション前においては強いコントラストが得られているが，アブレーション後に
は同領域のコントラストが低下していることが確認できる．またアブレーション中
における温度情報分布の測定例として，図 2.6にヒトの肝癌における例を示す．同
情報はアブレーション領域の観察や複素誘電率の導出に使用できる．しかしなが
ら，同画像化法は鮮明な画像を得るために強磁場を必要とし装置が大型になること
や費用が高いこと，また造影剤の加熱による人体への影響を考慮する必要性 [4]な
どの問題がある．
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図 2.6: 肝癌のアブレーションにおけるMRIによる温度情報分布の結果
出典:“MR-guided microwave ablation for malignancies”
2.1.4 マイクロ波による計測
2.1.4.1 逆散乱解析に基づく手法
時間微分散乱データを利用した逆散乱解析に基づく画像化手法 [18], [19]は，目
標の存在する空間領域を離散化し，ピクセルごとの基底関数のパラメータを未知数
として逆問題を解くことで目標空間の複素誘電率分布を得られる技術である．同
手法は不均質の媒質，例えば乳房などに対しても高精度に複素誘電率分布を推定
することができる．目標空間の誘電体分布は，ヘルムホルツ型積分方程式を解く
ことによって再構成することができる [20]．ここで，位置 rで観測される散乱電場
Escat(r)に着目すると，以下の積分方程式が成り立つ．
Escat(r) ≡ Etoral(r)−Ein(r)
= ω2µ
∫
V
G0(r, r
′)Etoral(r′)o(r′)dr′ (2.6)
ここで，V は物体の面積，Escat(r)とEtoral(r)はそれぞれ散乱電場と全電場，Ein(r)
は背景媒質が複素比誘電率 ϵ0(r)での入射電場である．G0(r, r′)は背景媒質を仮定
したグリーン関数であり，o(r) = ϵ(r)− ϵ0(r)はオブジェクト関数を示す．ここで，
ϵ(r)は目標空間の複素比誘電率である．式 2.6はグリーン関数と誘電率コントラス
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図 2.7: 乳房モデルに配置されたアブレーションモデル (球体)
出典:“ Real-time Microwave Imaging of Differential Temperature for Thermal
Therapy Monitoring”
トの積による積分項の和から各ピクセル毎の散乱電界が求められることを示して
いる．しかしながら，各ピクセル位置での全電界Etoral(r)と複素誘電率分布 o(r′)
が未知であり，非線形性を有するため，直接的に解くことが困難である．そこで，
Born近似を用いたDBIM(Distorted Born Iterative Method)などによって同問題を
解決する．同手法は，ヘルムホルツ型領域積分方程式において背景と目標の複素誘
電率分布の差分をBorn近似を用いて再帰的に解くことにより，高い誘電コントラ
ストを有する誘電率分布でも高精度な推定を実現することが示されている．
同手法は一般的に乳房のような不均質媒質に対しても複素誘電率分布を推定で
きるが，ピクセル毎に積分処理を行うため，膨大な計算時間を必要とする問題点を
有する．上記の問題を解決するため，電磁界解析ソフトウェアと実環境の統合によ
るアブレーション領域のリアルタイム画像化が提案されている [9]．同提案法では，
実環境に円筒に配置された受信アンテナアレイと整合されたシミュレーションソフ
トウェアにおいて逆散乱解を事前に解くことで，計算コストを大幅に削減する．同
手法による球体目標 (図 2.7)の微分温度コントラスト分布の例を図 2.8に示す．1フ
レーム 4秒程度のフレームレートにより，同図のように時間経過に対して温度変化
をもつ領域の高精度な推定が確認できる．しかしながら，同手法では均質な背景媒
質を仮定しており，また実験環境の高度な数値的再現が必要となる問題がある．
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図 2.8: 逆散乱解析による誘電率分布の推定結果
出典:“ Real-time Microwave Imaging of Differential Temperature for Thermal
Therapy Monitoring”
2.1.4.2 TDOAに基づく手法
アブレーション領域のリアルタイムかつノイズに強く，正確なモニタリングアル
ゴリズムとして TDOAに基づくアルゴリズムが提案されている [11]．同アルゴリ
ズムは，MWAによって主に脱水により組織の比誘電率が減少することを利用して
いる．アブレーション領域の低い誘電率によって，送信源から受信素子までの伝播
遅延はアブレーション前と比較してより短くなる．
図 2.9は，同手法のデータ取得のための観測モデルを示す．アブレーションの経
過時間は T で示され，T = 0はアブレーション前の時刻に，T > 0はアブレーショ
ン中の時刻に対応する．単一の送信素子 (図 2.9の白丸)を乳腺組織内に位置する腫
瘍に挿入し，複数の受信素子 (図 2.9の黒丸)を乳房周囲に配置する．送信素子位置
を rA，受信素子位置を rCと定義する．アブレーション前 (T = 0)およびアブレー
12
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図 2.9: TDOAに基づく手法における観測モデル
出典:“ TDOA-based microwave imaging algorithm for real-time microwave
ablation monitoring”
ション中 (T > 0)における受信信号は，それぞれ s0(rC, t)および sn(rC, t)で表す．
変数 tは信号の記録時刻を示す．
τ0および τnを，それぞれ受信素子位置 rCで受信した，アブレーション前および
アブレーション中の到来時間とする．これらは次のように分離できる．
τ0 = τ
AB
0 + τ
BC
0 (2.7)
τn = τ
AB
n + τ
BC
n (2.8)
ここで，τABおよび τBCは，それぞれ rA(送信素子位置)から rB(アブレーション境
界点)まで，rBから rC(受信素子位置)までの到来時間を示す．n番目のスナップ
ショットにおける，アブレーション領域組織の比誘電率を ϵABn とし，同領域のアブ
レーション前の比誘電率を ϵAB0 と定義する．また，BC間の組織の誘電特性はアブ
レーション前後で不変であるため，τBC0 ≃ τBCn と表せる．これより，アブレーショ
ン前後の到来時間差 (TDOA)は次式となる．
∆τ ≡ τ0 − τn
≃ (1−
√
ξϵ)τ
AB
0 (2.9)
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ここで，ξϵ = ϵABn /ϵAB0 である．式 (2.9)より，送信素子位置からアブレーション境
界点までの距離は次式で推定できる．
RAB ≡ ||rA − rB|| ≃ v0τAB0
≃ v0 ∆τ
1−√ξϵ
(2.10)
ここで，v0はアブレーション前の組織における伝播速度を示す．これより，アブ
レーション境界点 rBは，
rB = R
ABu+ rA (2.11)
で導出される．ここで，uは rAから rCへの単位ベクトルを示す．ただし，∆τ は
次式の相互相関計算から推定できる．
∆τ = arg max
τ
[s0(rC, t) ⋆ sn(rC, t)] (τ) (2.12)
ここで，⋆は相互相関演算子を示す．もし受信素子数がM 個であれば，M 個の異
なるアブレーション境界点 rBが推定できる．同手法の特徴は，先験情報として (1)
アブレーション前の送信素子周囲の組織の伝播速度，(2)アブレーション前及びア
ブレーション中の比誘電率の比，の 2つしか必要としないことである．
同手法による推定結果を図 2.10に示す．この例ではアブレーションにより比誘
電率は 40 %の一様減衰，すなわちアブレーション効果 ξϵは 0.6であり，信号対雑
音比 (SNR: Signal-to-noise Ratio)は 20 dBとしている．同図より，アブレーショ
ン境界を高精度に推定できていることが確認できる．また，計算時間は Intel Core
i5 CPU 3.3 GHzおよび 8 GB RAMで 0.1秒以下である．
同手法は，リアルタイムモニタリングに対して十分に迅速であり，ノイズに対し
てロバストであることが示されている．しかしながら，同アルゴリズムは組織が
乾燥するにつれて生じる導電率の低下の影響を考慮していない．図 2.11は，アブ
レーションの影響がより少ない場合，すなわち ξϵが 1に近い場合に同手法の不正
確さが大きくなることを確認している．
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図 2.10: TDOAに基づく手法の推定結果
出典:“ TDOA-based microwave imaging algorithm for real-time microwave
ablation monitoring”
図 2.11: アブレーション効果 ξϵを変更したときの推定結果と誤差中央値
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図 2.12: 開口端同軸プローブのジオメトリ
出典:“ An improved technique for permittivity measurements using a coaxial
probe”
2.2 複素誘電率推定法
本節では生体組織の複素誘電率推定法として，同軸プローブを用いた手法，MWA
用プローブを用いた手法について述べる．
2.2.1 同軸プローブを用いた手法
同軸プローブ法は液体または半固体，固体などの表面に同軸プローブを接触さ
せ，反射信号 S11を測定することで，複素誘電率を推定する手法である [21]，[22]，
[23]．同手法は非破壊計測が可能であり，安定的に計測可能な特徴をもつため，土
壌や生体組織などの電気特性を評価するために用いられている．同手法は水やエタ
ノールなどの既知の媒質，および短絡，開放回路での反射係数を測定することで，
反射係数の較正を行う．その後，未知の媒質より得られた反射係数から，Cole-Cole
モデルやDebyeモデルなどの誘電関数へフィッティングすることで複素誘電率を決
定する．図 2.12に示す開口端同軸プローブのジオメトリにおいて，未知の媒質の
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図 2.13: 同軸プローブを用いた手法による複素誘電率推定結果 (a)実部 (b)虚部
出典:“ An improved technique for permittivity measurements using a coaxial
probe”
複素誘電率 ϵmは次式から導出される．
Y˜L =
jk2m
pikcln(
b
a
)
{
j
[
I1 − k
2
mI3
2
+
k4mI5
24
− k
6
mI7
720
+ · · ·
]
+
[
I2k − k
3
mI4
6
+
k5mI6
120
− · · ·
]}
(2.13)
ここで，km = ω√ϵmϵ0µ0, kc = ω√ϵcϵ0µ0であり，ϵcは同軸プローブの複素誘電率
である．また，プローブ定数 Inは複数の既知の媒質から決定される．
既知の較正媒質として脱イオン水および空気，短絡回路を用いて較正し，メタ
ノールの複素誘電率を推定した結果を図 2.13に示す．同図では，Cole-Coleモデル
によるエタノールの複素誘電率と測定結果を比較している．同図より，同手法によ
り高精度に誘電率の実部および虚部を推定できることが確認できる．同手法は，一
般に媒質が十分な厚みを要することや均質媒質である必要性を条件とする．また，
未知の媒質に接触している必要があり，固体では同軸プローブと媒質の間に生じる
空洞によって精度が劣化する問題点がある．さらに，MWAとの互換性では，MWA
と信号の干渉やシステム全体が煩雑になってしまうことが考えられる．
2.2.2 間質性ダイポールアンテナを用いた手法
同軸プローブを用いられている較正や複素誘電率推定アルゴリズム [23]，[24]を
応用し，間質性ダイポールアンテナを用いた手法が提案されている [25]．同手法で
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図 2.14: アブレーションされた組織および間質性ダイポールアンテナの配置
出典:“ Tissue Dielectric Measurement Using an Interstitial Dipole Antenna”
は，MWA治療に使われる間質性ダイポールアンテナを用いて複素誘電率推定をし
ている．そのため，MWAおよびそのシステムとの高い互換性が期待される．同手
法は，同軸プローブを用いた手法と同様に，複数の既知の媒質の計測により係数を
決定し，最適化問題を解くことにより高精度に複素誘電率を推定する手法である．
既知の媒質として脱イオン水道水，メタノール，エタンジオールの 3つの液体で
較正し，図 2.14に示すようなウシの肝臓のアブレーション開始前およびアブレー
ション中の複素誘電率を推定した結果を図 2.15に示す．同図の実線は間質性ダイ
ポールアンテナを用いた推定結果 (誘電関数へフィッティングする前)で，破線は開
放端同軸プローブを用いた推定結果である．また，それぞれアブレーション開始前，
アブレーション開始 2分後，4分後の結果である．同図より，アブレーション中の
生体組織においても，同軸プローブを用いた手法と同程度の比誘電率および導電
率が推定可能であることが確認できる．また，誘電関数へのフィッティングによっ
て更なる精度の向上が期待できる．一方，同手法は非常に煩雑な較正手順を必要と
し，アンテナの構造に大きく依存することや，リアルタイム性の面で問題がある．
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図 2.15: 間質性ダイポールアンテナを用いた手法による複素誘電率推定結果 (a)比
誘電率 (b)導電率
出典:“ Tissue Dielectric Measurement Using an Interstitial Dipole Antenna”
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図 2.16: 使用周波数の違いによるアブレーション結果 (a)10 GHz で 5 分間
(b)1.9 GHzで 5分間 (c)10 GHzで 10分間 (d)1.9 GHzで 10分間
出典:“Microwave Ablation at 10.0 GHz Achieves Comparable Ablation Zones to
1.9 GHz in Ex Vivo Bovine Liver”
2.3 アブレーション処理および計測装置
本節ではマイクロ波アブレーション装置として，マイクロ波アブレーションプ
ローブおよびマイクロ波計測装置について述べる．
2.3.1 マイクロ波アブレーションプローブ
マイクロ波アブレーションは悪性腫瘍にプローブを挿入し，マイクロ波加熱に
よって凝固壊死させる低侵襲治療法である．同治療法では，アブレーションプロー
ブの使用周波数帯域や構造が，形成されるアブレーション領域の早さや大きさ，形
状に大きく影響するため，その選択が重要である．
まず使用周波数帯域においては，主に 915 MHzおよび 2.45 GHzにおける開発が
行われてきた [26]が，それ以外の周波数 (例えば，1.9 GHzや 10GHz)でも開発され
ている [27]，[28]．これらは一般に，高い周波数の方が少ない電力かつ短時間，よ
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図 2.17: テーパーバランを付加したMWAプローブの構造およびアブレーション
結果
出典:“ A Minimally Invasive Coax-Fed Microwave Ablation Antenna With a
Tapered Balun”
り高い温度での治療が可能とされている [28]．図 2.16に 1.9 GHzおよび 2.45 GHz
において，ウシの肝組織を同じ電力かつ同じ時間でアブレーションした場合の結果
を示す．同図において，1.9GHzに比べ 10 GHzではプローブ周囲の炭化したアブ
レーション領域が大きいことが確認できる．これは，10 GHzによるアブレーショ
ンが 1.9 GHzのものに比べ，到達温度が高いことを示す．また，同図の (c)，(d)を
比較すると，1.9GHzに比べ 10 GHzでは特にプローブに沿った方向において，ア
ブレーション領域サイズが小さいことが確認できる．これは，周波数が高いために
組織を伝播する際の減衰が大きいことを示しており，正常な組織に対するアブレー
ションを最小限に抑えるのに有効である．
次にプローブの構造において，単一スロットを有する同軸プローブによるアブ
レーションでは，組織中の電磁波の伝播よりもプローブに沿った伝播の方が早いた
めに，図 2.14に示すようにアブレーション領域がプローブに沿った方向に伸びて
しまう問題がある [25]．そこでプローブ先端の構造を改良することで，同問題を解
決している [27]，[29]，[30]．図 2.17にテーパーバランを付加したアブレーションプ
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(a) (b) (c)
図 2.18: 2つのスロットを有するMWAプローブの構造およびアブレーション結果
出典:“Clinical trials of interstitial microwave hyperthermia by use of coaxial-slot
antenna with two slots”，及び“ Preliminary investigation of numerical
estimation of coagulated region generated by interstitial microwave antenna”
ローブの構造，およびウシの肝組織にアブレーションした結果を示す．同図の (a)
はプローブの構造，(b)はテーパーバランの展開図である．(c)，(e)は 20Wで 5分
間，(d)，(f)は 20Wで 10分間のアブレーションした結果であり，(c)，(d)は x− z
平面，(e)，(f)は y− z平面を示す．同図より，テーパーバランによってプローブに
沿った方向のアブレーション領域の伸びを抑えられ，球体に近いアブレーション領
域が得られていることが確認できる．また，図 2.18に 2つのスロットを有するア
ブレーションプローブの構造，およびブタの肝組織に 33Wで 60秒間アブレーショ
ンした結果を示す．同構造を有するプローブは実際の臨床応用でもテストされてい
る [31]．同図より，スロットを複数配置することにより，アブレーション領域が伸
びを抑えられていることが確認できる．
2.3.2 マイクロ波計測装置
マイクロ波MWAモニタリングにおける信号受信装置として，マイクロ波マン
モグラフィや乳房の表面形状推定に使用されるアレイアンテナが用いられる．これ
らのアレイ形状は主に円筒状 [9]や半球状 [32]，[33]である．図 2.19に円筒状に配
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(a)
図 2.19: 円筒状に配置したアレイアンテナ
出典:“ Real-time Microwave Imaging of Differential Temperature for Thermal
Therapy Monitoring
置したアレイアンテナを示す．同図は，6個の送信アンテナおよび 6個の受信アン
テナを交互にリング状に配置し，それを互い違いに 3段に積み重ねたものである．
円筒状のアレイアンテナは配置が容易であるが，側面にのみアンテナが配置されて
いるため，上面の領域を推定することは難しい問題がある．また，図 2.20に半球
状に配置したアレイアンテナを示す．同図は，31個のアンテナを半球面状に凡そ
等間隔に配置したものである．同アレイアンテナは，側面だけでなく上部にもアン
テナを配置しているため，広い範囲において領域の推定が可能である．
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図 2.20: 半球状に配置したアレイアンテナ
出典:“ Breast surface reconstruction algorithm for a multi-static radar-based
breast imaging system”
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波形再構成に基づく領域計測
本章では，提案手法である波形再構成に基づく領域計測について述べる．
3.1 観測モデル
図 3.1は，波形再構成に基づく画像化法のデータ取得のための観測モデルを示
す．アブレーションの経過時間は T で示され，T = 0はアブレーション前の時刻
に，T > 0はアブレーション中の時刻に対応する．単一の送信素子 (図 3.1の白丸)
を乳腺組織内に位置する腫瘍に挿入し，複数の受信素子 (図 3.1の黒丸)を乳房周囲
に配置する．送信素子位置を rA，受信素子位置を rCと定義する．アブレーション
前 (T = 0)およびアブレーション中 (n番目のスナップショット)における受信信号
は，それぞれ s0(rC, t)および sn(rC, t)で表す．変数 tは信号の記録時刻を示す．
3.2 波形再構成の原理
前章で述べたTDOAに基づく画像化法における，アブレーションによる影響が
より小さい場合の不正確さの問題を解決するために，本論文では導電率低下を考慮
した波形再構成に基づくアブレーション領域推定法を提案する．この導電率の低下
は，前方散乱信号の振幅だけでなく位相にも影響する．そのため，位相情報を補う
ための波形再構成は，アブレーション領域の推定精度をさらに向上できる可能性が
ある．
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図 3.1: 波形再構成に基づく手法における観測モデル
ここで，図3.1に示すようにアブレーション領域境界点をrBとし，RAB = |rA−rB|
およびRBC = |rB − rC|と定義する．TDOAに基づく画像化法と同様の伝播モデ
ルを仮定し，信号が直線的に伝播するという仮定では，角周波数領域におけるアブ
レーション前およびアブレーション中の信号は次式で表す．
S0(rC, ω;R
AB) = Ssrc(ω)e
j(k0(ω)RAB+k(ω)RBC) (3.1)
Sn(rC, ω;R
AB) = Ssrc(ω)e
j(kn(ω)RAB+k(ω)RBC) (3.2)
ここで，S0(rC, ω;RAB)および Sn(rC, ω;RAB)は角周波数領域における，アブレー
ション前およびアブレーション中 (n番目のスナップショット)の受信信号を示す．
アブレーション前およびアブレーション中 (n番目のスナップショット)における波
数 k0(ω)および kn(ω)は次式で示す．
ki(ω) = βi(ω)− jαi(ω), (i = 0, n) (3.3)
ここで，αi(ω)および βi(ω)は次式で定義する．
αi(ω) = ω
√
µϵi
[
1
2
√
1 +
σ2i
ω2ϵ2i
− 1
2
] 1
2
(3.4)
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βi(ω) = ω
√
µϵi
[
1
2
√
1 +
σ2i
ω2ϵ2i
+
1
2
] 1
2
(3.5)
但し，i = 0, nである．ここで，ϵnおよび σnはそれぞれ n番目のスナップショット
におけるアブレーションされた組織の比誘電率および導電率，ϵ0および σ0はそれ
ぞれアブレーション前の組織の比誘電率および導電率である．このモデルを用い
て，アブレーション中 (n番目のスナップショット)の信号はアブレーション前の信
号から次式で推定できる．
Sˆn(rC, ω;R
AB) = S0(rC, ω) · e−j(kn(ω)−k0(ω))RAB (3.6)
n番目の瞬間における送信素子位置からアブレーション境界点までの距離RABn は
次式で導出する．
RˆABn = arg min
RAB
∫
|Sˆn(rC, ω;RAB)− Sn(rC, ω)|2dω (3.7)
ここで，Sn(rC, ω)は，角周波数領域におけるアブレーション中 (n番目のスナップ
ショット)の受信信号である．最後に，アブレーション境界点は rB = RˆABu + rA
で得られる．ここで，uは rAから rC方向の単位ベクトルである．
3.3 処理手順
波形再構成に基づく手法の処理手順は次の通りである．
Step 1) アブレーション開始前 (T = 0)および n番目のスナップショットにおけ
るアブレーション中の受信信号を取得する．
Step 2) それぞれの受信信号にノイズ除去フィルタ (例えば，整合フィルタ)を
適用する．
Step 3) 式 3.6を用いて，アブレーション前の受信信号から n番目のスナップ
ショットにおけるアブレーション中の受信信号を再構成する．
Step 4) 式 3.7から RˆABn が決定し，式 2.11より rBが決定する．
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Data acquisition at a
time snapshot during
ablation (T > 0)
Data acquisition
pre-ablation (T = 0)
Waveform reconstriction
from pre-ablation state
Ablation boundary estimation
by waveform matching
Noise reduction filter (e.g. matched filter)
図 3.2: 波形再構成に基づく手法の処理手順
同手法は，先験情報としてアブレーション前およびアブレーション中の比誘電率お
よび導電率の比のみしか必要としない点において，TDOAに基づく手法の利点を
維持する．ほとんどの場合，送信素子位置は悪性腫瘍内部にあり，さまざまな悪性
腫瘍の複素誘電率は文献から入手可能である [12]．さらには，アブレーションされ
た組織の誘電特性，すなわちアブレーション効果 ξϵ，ξσは，アブレーションされた
組織の誘電特性の成長データベースから決定できる [6]，[7]．
3.4 2次元FDTD解析による性能評価
本節では，2次元 FDTD解析によるTDOAに基づく手法および提案手法の性能
評価について述べる．
3.4.1 数値計算モデル
TDOAに基づく手法および提案手法の画像化性能を評価するため，ウィスコン
シン大学マディソン校の組織内コードを使用し，FDTDに基づくシミュレーショ
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図 3.3: 2次元 FDTD解析における数値乳房モデル (a)Class 3 (b)Class 4
ンを行った．シミュレーションでは，健康な女性のMRIデータから導出された 2
つの精緻な乳房数値ファントム [34]を使用した．1つはClass 3“ heterogeneously
dense”(ID number 062204)であり，もう 1つはClass 4“ very dense”(ID number
012304)である．これらのファントムデータはオンラインから入手可能である [35]．
ファントム内の皮膚と乳房組織の周波数依存性複素誘電率は，文献 [36]のように
0.1-5.0 GHzの周波数範囲で，単極Debyeモデルを使用してモデル化される．図 3.3
にClass 3およびClass 4ファントムのDebyeパラメータ∆ϵの誘電率分布を示す．
送信素子は乳腺組織の内部に位置する．ここで，癌組織は通常，乳腺組織領域内
に分布しており，アブレーション領域では脂肪領域は乳腺組織領域よりもはるか
に小さいため，ほとんどの場合，アブレーション領域は乳腺組織によって支配さ
れていると考える．送信素子を取り囲むアブレーション前の組織の平均比誘電率
および導電率は，それぞれ ϵAB0 = 42および σAB0 = 0.633 S/mであり，これらは
f0 = 2.45 GHzでの健康な乳腺組織の中央値に対応する．受信素子は，乳房の外
側かつ円状に等間隔で 20個配置されている．送信信号は中心周波数が 2.45 GHz，
3 dB帯域幅が 1.9 GHzのガウス変調パルスである．また，FDTD計算領域のセル
サイズは 0.5 mmである．波形の歪みによって引き起こされる系統誤差を評価する
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図 3.4: 2次元FDTD解析におけるアブレーション領域推定結果 (a)Class 3 (b)Class
4
ために，雑音のない場合を仮定する．全ての Debyeパラメータはアブレーション
された領域において一様に減衰し，アブレーション開始前からの比誘電率および導
電率の減衰の割合はそれぞれ ξϵ = ϵABn /ϵAB0 および ξσ = σABn /σAB0 と定義する．これ
ら効果は，ウシの肝臓組織のアブレーション [6]およびヒトの乳房アブレーション
[7]で観察されている．
3.4.2 アブレーション領域境界推定の評価
最初にアブレーション治療の代表的なケースとして，アブレーション処置によっ
てアブレーション領域内の全Debyeパラメータが一様に 10 %減衰，すなわちアブ
レーション効果 ξϵ = ξσ = 0.9の場合についてシミュレーションを行った．したがっ
て，アブレーション領域の誘電特性ば不均質である．同アブレーション効果程度
の誘電特性の低下は，ウシの肝臓組織のアブレーション [6]およびヒトの乳房アブ
レーション [7]で測定されている．アブレーション領域は，アブレーション中の受
信波形が測定された瞬間に x軸半径 10 mm，y軸半径 8 mmの楕円形としてモデル
化している．図 3.4はアブレーション効果が比較的小さい場合 (ξϵ = ξσ = 0.9)にお
ける各アルゴリズムによるアブレーション領域の推定結果を示す．同図は，黒実線
がアブレーションされた真の領域，黒点がTDOAに基づく手法による推定点，赤
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図 3.5: アンテナ#15におけるアブレーション前 (黒実線)およびアブレーション中
(赤実線)の受信信号，および提案法による再構成結果 (青点線)の例
点が提案法による推定点である．これらの結果より，提案法はTDOAに基づく手
法と比較し，より正確にアブレーション領域境界を推定できることを示す．提案手
法ではTDOAに基づく手法で起こる波形の誤差を補正することにより，より正確
な距離RABn が推定できると考えられる．
図 3.5は上記の場合におけるアブレーション前およびアブレーション中に受信し
た信号，および提案法により再構成された波形の例を示す．同図はアブレーショ
ン中に受信された波形が，アブレーション前に受信した波形と比べて少し歪んで
いることが確認できる．アブレーション前とアブレーション中で波形は同一であ
ると仮定しているため，この歪みは TDOAの誤差に影響する．この TDOAの誤
差は，アブレーション効果の大きい場合や小さい場合においても同程度であるが，
∆τ/(1−√ξ)であるためアブレーション効果の小さい場合に特に影響する．これに
対し，図 3.5の青点線に示す提案法にり再構成された波形は，導電率の低下を考慮
することで，時間シフトだけでなくアブレーションの影響による周波数特性も補正
でき，RABn の推定精度が向上することがわかる．
これらの結果を検証するため，波形再構成を用いた誤差解析法を導入する．正
規化平均平方二乗誤差 (NRMSE: Normalized Root Mean Square Error)を次式で
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図 3.6: 異なるアンテナ位置における波形再構成のNRMSE (a)Class 3 (b)Class 4
示す．
NRMSEn =
√√√√∫ T0 |sˆn(rC, t;RAB)− sn(rC, t)|2 dt∫ T
0
|sn(rC, t)|2 dt
, (3.8)
ここで，sˆn(rC, t;RAB)はいずれかの手法で再構成された波形を示す．TDOAに基
づく手法の sˆn(rC, t;RAB)のタイムシフトは，式 2.12で計算された遅延時間∆τ を
使用し補正される．図 3.6は両ファントムの各受信アンテナにおけるNRMSEを示
す．これらの結果から，提案法はTDOAに基づく手法と比較し，より正確に波形
を再構成することを示す．正確な波形再構成によりRABの推定精度が高まり，よ
り正確な画像が得られる．平均計算時間は，Intel Xeon CPU E5-1620 v2 3.7 GHz
および 16 GB RAMを使用した場合，TDOAに基づく手法では約 0.1秒，提案法で
は約 0.3秒である．したがって，これらの手法はアブレーションにより誘電特性が
強く影響を受ける組織において，リアルタイムなモニタリングを可能とする．
3.4.3 統計的評価
提案法の応用範囲を調査するため，異なる範囲のアブレーション効果 (比誘電率
および導電率の両方において同程度で減少させた)における，複数のアブレーショ
ン位置について考察した．以下，説明の簡略化として ξϵ = ξσ = xであれば，ξ = x
と表記する．このテストではノイズレスの場合についても想定している．いずれの
場合でも，Class 3とClass 4のファントムは，それぞれアブレーション領域中心の
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図 3.7: ノイズレスの場合における，アブレーション領域位置を 100パターン変化
させたときの各 ξに対する，アブレーション領域推定の誤差中央値の箱ひげ図
位置を 100パターン変化させた．アブレーション領域サイズは固定しており，図 3.4
と同じである．これらのテストでは，特定の領域境界点 rBに対する再構成誤差を，
推定された境界点と真の境界点の最短距離と定義する．図 3.7は TDOAに基づく
手法および提案法における推定誤差中央値の箱ひげ図を示す．箱の上限と下限は四
分位範囲 (IQR: Interquartile range)に対応し，ひげの上限と下限は標準偏差に対
応する．これらの結果から，提案法の方が全てのアブレーションタイプにおける中
央値と IQRを向上させることを示す．特に ξ = 0.9，すなわち (ξϵ, ξσ) = (0.9, 0.9)
の場合に，TDOAに基づく手法は不正確であり，その差は顕著である．これは，誘
電率の小さな減少による前方散乱信号∆τ の小さい時間シフトに起因する．イメー
ジングアルゴリズムが TDOAの値のみを使用する場合，∆τ に対する感度は厳し
くなる．一方で提案法は，導電率の低下に起因する波形の歪みを補正することで，
∆τ の推定精度を向上させることができる．
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図 3.8: 20 dB SNRの場合における，アブレーション領域位置を 100パターン変化
させたときの各 ξに対する，アブレーション領域推定の誤差中央値の箱ひげ図
次に，ノイズに対する感度を調査するため，白色ガウスノイズを記録した各電場
に加える．このテストにおける信号対雑音比 (SNR: Signal-to-noise)は，時間領域
における平均信号電力と雑音電力の比と定義する．代表的な場合として 20 dBの
SNRについてテストを行った．雑音を低減するため，受信した信号に対し整合フィ
ルタを適用した．図 3.8は TDOAに基づく手法および提案法における推定誤差中
央値の箱ひげ図を示す．これらの結果から，ノイズレスの場合と同様に，特に ξが
高い場合において提案法はより正確なアブレーション境界点を示し，追加したノイ
ズはTDOAに基づく手法および提案法の推定結果に大きく影響を与えないことを
示す．これは，両手法の前処理においてノイズに最も強い整合フィルタを使用して
いるためと考えられる．
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図 3.9: ケース1：アブレーション効果が広範囲の場合における推定結果 (a)(c)TDOA
に基づく手法による推定結果とその拡大図 (b)(d)提案法による推定結果とその拡
大図
3.4.4 連続的変化を有するアブレーション領域に対する評価
TDOAに基づく手法および提案法は，アブレーション領域がアブレーション前
の状態から一様に変化するという仮定に基づくが，これは実際のアブレーション領
域には当てはまらない．提案手法の限界を評価するために，アブレーション境界が
明確ではなく，Debyeパラメータがアブレーションプローブ中心から徐々に変化す
る場合について調査した．幾つかの文献 [6]，[7]，[9]では，アブレーション領域が
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図 3.10: ケース2：アブレーション効果が狭範囲の場合における推定結果 (a)(c)TDOA
に基づく手法による推定結果とその拡大図 (b)(d)提案法による推定結果とその拡
大図
アブレーション境界周囲で徐々に変化することを実証している．2つの異なるアブ
レーション効果の場合について調査し，ケース 1はアブレーション効果が広範囲の
場合 (0.6 ≤ ξ ≤ 1)，ケース 2はアブレーション効果が狭範囲の場合 (0.9 ≤ ξ ≤ 1)
である．図 3.9，図 3.10に各ケースにおける TDOAに基づく手法および提案法に
おけるアブレーション境界の推定結果を示す．境界推定点の定量分析のため，再構
成誤差を推定された境界点から真の境界点までの最短距離と定義する．真の境界点
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表 3.1: アブレーション境界が徐々に変化する場合における推定誤差のRMSEおよ
び中央値
TDOA 提案法 　
RMSE Median RMSE Median
ケース 1 1.79 mm 1.81 mm 1.35 mm 1.39 mm
ケース 2 2.42 mm 2.40 mm 1.22 mm 1.14 mm
は ξの変化の中間点に対応し，ケース 1の場合では ξ = 0.8，ケース 2の場合では
ξ = 0.95である．各手法の各ケースにおける誤差分析は，表 3.1に示す．ケース 1
で推定された境界点は，どちらの手法においても一定レベルの精度を維持する．し
かしながら，ケース 2で推定された境界点は，提案法においてはケース 1と同程度
の精度を維持するが，TDOAに基づく手法においては精度が劣化する．これはす
なわち，提案法はアブレーションによるより小さな影響に対してロバストであるこ
とを実証する．
3.4.5 比誘電率及び導電率誤差に対する感度解析
TDOAに基づく手法および提案法において，対象組織に対するアブレーション前
の誘電率および導電率が，実際の組織との間で不一致となる場合の影響を考慮しな
くてはならない．このような不一致は，対象組織の誘電特性が患者毎にばらつくこ
とにより生じると考えられる．しかしながら，上記の感度は文献 [11]によりTDOA
に基づく手法において，ϵ0の不一致に関して実証されており，そのような感度を引
き起こす可能性のある要因について議論している．誤差レベルに関してTDOAに
基づく手法の結果と比較的似ており，ϵ0および σ0の不一致によりパフォーマンス
を劣化することから，これらの議論は提案法においても共通であると考えられる．
文献 [11]で報告されてる解析との重複を避けるため，本論文ではTDOAに基づ
く手法および提案法において，ξϵおよび ξσのアブレーション効果パラメータに対
する不一致に焦点を当てる．図 3.3(a)と同じ観測モデルおよびプローブモデルをも
つClass 3ファントムを仮定する．アブレーション効果が一様に 10 %減衰 (すなわ
ち，(ξϵ, ξσ)=(0.9, 0.9))および 40 %減衰 (すなわち，(ξϵ, ξσ)=(0.6, 0.6))である 2つ
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図 3.11: 真値を ξ = 0.6, ξ = 0.9としたときの誤差中央値の分布
の場合について調査した．簡単のために，ノイズレスの場合を仮定する．図 3.11は
境界推定点の誤差中央値を示す．ここで，真の ξϵおよび ξσを用いて得られた誤差
を，誤差中央値の基準とする．当然ではあるが，TDOAに基づく手法は，境界推
定に導電率の影響を用いないため，ξϵに対してのみ感度を有する．提案法は ξσに
対する感度を有するが，ξσによる影響は ξϵに比べとても小さく，TDOAに基づく
手法とほとんど同程度である．これは，境界再構成の主な原因が時間遅延の誤差，
すなわちTDOAである可能性が考えられる．しかしながら，ξσの不一致によって
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図 3.12: 3次元数値乳房モデルとMWAプローブとしてショートダイポールアンテ
ナの配置
生じる波形の歪みの僅かな誤差は，特にアブレーション効果が小さい場合に推定誤
差のRMSEまたは中央値に影響する．
3.5 3次元FDTD解析による性能評価
本節では，3次元 FDTD解析によるTDOAに基づく手法および提案手法の性能
評価について述べる．
3.5.1 数値計算モデル
図 3.12は 3次元テストにおける観測モデルを示す．同図はClass 3ファントムの
Debyeパラメータ∆τ を示す．3次元FDTDシミュレーションは，分散性モデルを
考慮し，市販のソフトウェア，すなわちXFDTD 7.6 Bio-Pro (Remcom Inc., State
College, PA)を使用した．3次元計算領域は 0.5 mmの立方格子セルで構成してい
るが，ファントムモデルはコンピュータメモリの制限から 2 mmのセルで再サンプ
リングしたものを用いた．乳房ファントムを囲む受信アレイアンテナは，50個の
ショートダイポールからなり，ダイポールの長さは 10 mm，給電ギャップは 0.5 mm
である．これらの受信アンテナは，それぞれ 10個のアンテナからなる 5つの円形
39
第 3 章 波形再構成に基づく領域計測
Ablation Zone
De
Dipole Antenna
Ablation Probe
(a) Class 3
Ablation Zone
De
Dipole Antenna
Ablation Probe
(b) Class 4
図 3.13: 3次元数値乳房モデルと同軸スロットMWAプローブモデルの配置
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図 3.14: 同軸スロットMWAプローブモデルとその設計パラメータ
リング状に均等に配置し，隣接するリングは垂直方向に互い違いのアレイアンテナ
にするため 18◦回転させた．5つのリングは z = 5 mm, z = 20 mm, z = 35 mm, z =
50 mm, z = 65 mmのXY平面上に位置する．アンテナは給電ギャップ内の偏電界
成分の測定に使用する．外部アレイの各アンテナに時間領域電界を記録する．各手
法の系統誤差を評価するために，ノイズレスの状況を仮定する．
送信源として 2次元テストでは無指向性素子，上記の 3次元テストではショー
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トダイポールアンテナを使用しており，より簡単な状況を仮定しているが，これ
は実際のアブレーション治療とは異なる．そこでより臨床的応用に近づけるため，
MWA治療用プローブモデルとして同軸スロットアンテナを送信源とした数値解析
による調査を行った．図 3.13に同テストにおける観測モデルを示す．同図はClass
3および Class 4ファントムのDebyeパラメータ∆τ を示す．受信アンテナに関し
て，また数値解析条件は図 3.12のものと同様である．ただし，送信源として図 3.14
に示すMWA治療用に設計されたアブレーションプローブモデルを用いる．同プ
ローブは文献 [37]により，2.45 GHzにおいて ϵ = 43.03および σ = 1.69 S/mでモ
デル化される肝組織に合わせて設計されたものである．これは図 3.3で示されるア
ブレーション前の乳腺組織の中央値に近い値である．各手法の系統誤差を評価する
ために，雑音のない状況を仮定する．
3.5.2 点波源アブレーションプローブの場合
送信源は (x, y, z) = (48 mm, 75 mm, 13 mm)の乳腺組織内位置するショートダイ
ポールアンテナである．送信信号は中心周波数が 2.45 GHz，3 dB帯域幅が 1.9 GHz
のガウス変調パルスである．図 3.12に示すように，アブレーション領域は 8 mm(x
軸)，8 mm(y軸)，10 mm(z軸)の軸半径を有する楕円体としてモデル化する．2次
元モデルと同様に，送信素子を取り囲むアブレーション前の組織の平均比誘電率お
よび導電率は，それぞれ ϵAB0 = 42および σAB0 = 0.633 S/mである．アブレーショ
ン処置による影響が少なく，アブレーション領域内の全Debyeパラメータが一様に
10 %減衰，すなわちアブレーション効果 (ξϵ, ξσ) = (0.9, 0.9) の場合について検討し
た．図 3.15は 3つの直交射影面について，それぞれTDOAに基づく手法および提
案法による境界推定点を示す．誤差中央値は，TDOAに基づく手法では 1.70 mm，
提案法では 0.66 mmである．これらのデータおよび上記の定量分析は，提案手法
が 3次元の場合においても導電率の低下を考慮することにより，境界抽出の精度を
向上することを実証している．
3次元モデルにおける統計的検討のために，アブレーション領域中心の位置を 10
パターン変化させたClass 3ファントムについて調査した．本テストでは，特定の
領域境界点 rBに対する再構成誤差を，推定された境界点と真の境界点の最短距離
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図 3.15: 3次元 FDTD解析におけるアブレーション領域推定結果 (a)(b) x平面射
影 (c)(d) y平面射影 (e)(f) z平面射影
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図 3.16: アブレーション領域位置を 10パターン変化させたときの，アブレーショ
ン領域推定における誤差のRMSEおよび中央値の箱ひげ図
と定義する．図 3.16はTDOAに基づく手法および提案法におけるRMSEおよび推
定誤差中央値の箱ひげ図を示す．箱の上限と下限は四分位範囲 (IQR: Interquartile
range)に対応し，ひげの上限と下限は標準偏差に対応する．2次元の統計的検討に
おける評価と同様に，同図からも提案法が最高精度に関して統計的に有利であるこ
とが確認できる．
3.5.3 同軸スロットアブレーションプローブの場合
送信源は先端がClass 3ファントムにおいて (x, y, z) = (60 mm, 83 mm, 3.5 mm)，
Class 4ファントムにおいて (x, y, z) = (61 mm, 93 mm, 17.5 mm)の乳腺組織付近
に位置する同軸スロットアブレーションプローブである．プローブ上端から，中心
周波数が 2.45 GHz，3 dB帯域幅が 1.9 GHzのガウス変調パルスで給電する．図
3.13に示すように，アブレーション領域は 16 mm(x軸)，16 mm(y軸)，22 mm(z
軸)の軸半径を有する回転楕円体としてモデル化する．同軸スロットアブレーショ
ンプローブの先端 (スロット付近)を取り囲むアブレーション前の組織の平均比誘電
率および導電率は，それぞれ ϵAB0 = 35および σAB0 = 0.518 S/mである．アブレー
ション処置による影響が少なく，アブレーション領域内の全Debyeパラメータが一
様に 10 %減衰，すなわちアブレーション効果 (ξϵ, ξσ) = (0.9, 0.9)の場合について検
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図 3.17: 同軸スロットMWAプローブを用いたClass 3ファントムにおけるアブレー
ション領域推定結果 (a)(b) x平面射影 (c)(d) y平面射影 (e)(f) z平面射影
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図 3.18: 同軸スロットMWAプローブを用いたClass 4ファントムにおけるアブレー
ション領域推定結果 (a)(b) x平面射影 (c)(d) y平面射影 (e)(f) z平面射影
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(a) 0.649 nsec (b) 0.938 nsec
(c) 1.154 nsec (d) 1.370 nsec
図 3.19: 同軸スロットMWAプローブを用いた場合の電磁波の伝播の様子
討した．図 3.17はClass 3ファントムに対し，3つの直交射影面について，それぞ
れTDOAに基づく手法および提案法による境界推定点を示す．同図において誤差
中央値は，TDOAに基づく手法では 1.26 mm，提案法では 2.17 mmである．同様
に，Class 4ファントムに対する結果を図 3.18に示す．同図において誤差中央値は，
TDOAに基づく手法では 1.92 mm，提案法では 1.85 mmである．これらのデータ
および上記の定量分析から，TDOAに基づく手法および提案法において概ね高精
度な推定が可能であることがわかる．図 3.15の送信源にショートダイポールを用
いた結果では，提案法の場合により精度の高い境界推定点を得られていたが，本テ
ストでは両手法において同程度の誤差レベルである．これは，図 3.19に示すよう
に，プローブの表面を流れる電流によって発生する電界の漏れ込みが，受信される
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表 3.2: 乳房ファントムのレシピ
アブレーション前 アブレーション中
なたね油 130 ml 150 ml
純水 70 ml 50 ml
中性洗剤 47 ml 35 ml
寒天 4.5 g 4.5 g
散乱電界に影響を与えることに起因すると考えられる．また，不均質組織の密度だ
けでなくMWAプローブの挿入位置も大きく関係する可能性が考えられ，統計的調
査等を必要とする．
3.6 乳房ファントムを用いた実験による性能評価
本節では，乳房ファントムを用いた実験によるTDOAに基づく手法および提案
手法の性能評価について述べる．
3.6.1 実験条件
乳房の平均的誘電特性をもつ乳房ファントムおよび実験用に設計されたMWAプ
ローブを用いて提案法のテストを行った．本テストでは実験の第一段階として簡
単にするため，誘電特性の異なる 2つの半球状のファントムを用いて，その半球形
状を推定する．実験用に作製した乳房ファントムを図 3.20(a)に示す．ファントム
媒質は文献 [38]を参考に表 3.2の原材料から作製した．同ファントム媒質の形状を
維持するため，厚さ 0.1 mm程度のプラスチック製の半球状カップに満たした．同
ファントムの作製手順は以下の通りである．
Step 1) アブレーション前およびアブレーション中に対応するファントムのた
めの必要な原材料 (表 3.2)を計量する．
Step 2) なたね油に中性洗剤および純水を加えて，十分に撹拌する．
Step 3) Step 2の混合液を軽く沸騰する程度に加熱する (電子レンジの例：500W
で 3分間)．なお，高出力の電子レンジなどに加熱する場合，突沸により水蒸
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(a) 乳房ファントム (b)　アレイアンテナ
(c)　MWAプローブ (d)　計測の様子
図 3.20: 実験装置および実験の様子
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気爆発が起こる可能性があるため留意されたい．
Step 4) 加熱した混合液に寒天を加え，さらに十分に撹拌する．撹拌が不十分
であると，液状のままで半固体とならないため留意されたい．
Step 5) 十分に撹拌した混合液を型に流し込み，冷やし固める．
同軸プローブ法により，同手順で作成された乳房ファントム (図3.20(a))の2.45 GHz
における誘電特性を計測した．アブレーション前に対応するファントムの誘電特性
は (ϵ0, σ0) = (21.64, 0.6878 S/m)，アブレーション中に対応するファントムの誘電
特性は (ϵn, σn) = (12.51, 0.3460 S/m)であり，これらの測定値からアブレーション
効果 (ξϵ, ξσ) = (0.578, 0.503)を算出した．
計測装置および実験用に設計されたMWAプローブを図 3.20の (b)および (c)に
示す．MWAプローブは直径 2.2 mmの同軸スロットアンテナであり，ϵ = 42でモ
デル化される乳腺組織に対し，中心周波数 2.45 GHzで最も放射するように設計し，
ショート長は 4.0 mmで，スロット長は 1.0 mmである．内部の誘電体はテフロン
((ϵ, σ) = (2.1, 0))である．同プローブから放射された電界を周囲に配置した 8個
のダイポールアンテナで受信する．ダイポールの長さは 24 mm，給電ギャップは
3 mmである．これらの受信アンテナは，半径 90 mmの球上で，XY平面に対し
仰角−30◦および−60◦の位置にそれぞれ 4個ずつ円形リング状に均等に配置した．
隣接するリングは垂直方向に互い違いのアレイアンテナにするため，45◦回転させ
た．1回の送信に対し，ある 1つのアンテナの受信する動作を 8回繰り返し，全て
のアンテナにおける受信データを完成させる．これを 1セットの測定とする．また
各アンテナに記録される受信データは周波数領域電界 (S21)である．図 3.20の (d)
に計測の様子を示す．
3.6.2 推定結果と定量評価
送信源は乳房ファントムに挿入された実験用MWAプローブである．VNAの出
力をアンプを用いて 25 dBmに増幅し，同プローブに給電する．図 3.20(a)に示す
ように，半径 r = 50 mmのファントム本体の半球形状を推定する．実験用MWA
プローブの先端 (スロット付近)を取り囲むアブレーション前の組織の平均比誘電
率および導電率は (ϵ0, σ0) = (21.64, 0.6878 S/m)であり，アブレーション効果は
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図 3.21: 各アンテナ位置における受信信号 (a)(c)(e)フィルタリング処理前 (b)(d)(f)
フィルタリング処理後
ξ = ξϵ = 0.578として推定する．TDOAに基づく手法および提案法は，送信源か
ら受信アンテナに直線的に伝播する前方散乱電界を仮定しているが，実際では図
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3.21(a)に示すように所望の電界波形の後に多重散乱電界が加わった波形を受信す
る．そこで，比較的早い時間に受信した信号のみを使用するフィルタリング処理を
施す．具体的には，観測された信号の最大振幅を基準とし，基準より 5波長分前方
の信号のみをレイズドコサインフィルタによって抽出する．図 3.21にある受信ア
ンテナ#1，#3，#6における観測波形およびフィルタリング処理後の波形の例を
示す．同図から複数のアンテナ位置において，ピーク前付近における波形の時間差
が真の到来時間差に近いことが確認できる．図 3.22は 3つの直交射影面について，
それぞれTDOAに基づく手法および提案法による境界推定点を示す．誤差中央値
は，TDOAに基づく手法では 1.46 mm，提案法では 2.48 mmである．平均計算時
間は，Intel Xeon CPU E5-1620 v2 3.7 GHzおよび 16 GB RAMを使用した場合，
TDOAに基づく手法では約 1秒，提案法では約 3秒である．これらのデータおよ
び上記の定量分析から，TDOAに基づく手法および提案法において概ね高精度な
推定が可能であることがわかる．これらの結果は両手法における誤差が同レベルで
あるが，MWAプローブを用いた 3次元数値計算における結果と同様に，電界の漏
れ込みによる影響の可能性が考えられる．
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図 3.22: 疑似乳房ファントムによるファントム形状の推定結果 (a)(b) x平面射影
(c)(d) y平面射影 (e)(f) z平面射影，白丸はMWAプローブ位置，黒丸は受信アン
テナ位置，赤丸は推定点を示す．
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S11データを用いた複素誘電率推定法
本章では，提案手法である S11データを用いた複素誘電率推定法および領域計測技
術との統合について述べる．
4.1 観測モデル
図 4.1は，画像化法および複素誘電率推定法のデータ取得のための観測モデルを
示す．アブレーション治療用に設計されたプローブをがん細胞に挿入し，受信素子
の配置および位置の定義は，前章 3.1と同様である．送信プローブにおいて取得で
きる S11データは誘電率推定に使用し，アブレーション前 (T = 0)およびアブレー
ション中 (n番目のスナップショット)における受信信号は，それぞれ s(0)11 (rA, t)お
よび s(n)11 (rA, t)で表す．受信素子において取得できるS21データは画像化に使用し，
受信信号の定義は前章 3.1と同様である．
4.2 複素誘電率推定原理
TDOAに基づく [11]，および前章の波形再構成に基づくアブレーション境界抽出
アルゴリズムにおける，組織の誘電特性の個人差が無視できない問題を対処するた
め，本論文では S11データによる複素誘電率推定法を導入する．間質性ダイポール
アンテナを用いた手法 [25]が提案されているが，複雑な較正手順および計算が必要
となるため，より単純な複素誘電率推定アルゴリズムを用いる．
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図 4.1: 統合手法における観測モデル
アブレーション前およびアブレーション中 (n番目のスナップショット)における
較正用媒質および送信素子位置で観測される S11データの比を次式で示す．
ρ0 ≡ S(0)11 (ω)/Scal11 (ω) (4.1)
ρn ≡ S(n)11 (ω)/Scal11 (ω) (4.2)
ここで，Scal11 (ω)は角周波数領域における較正用媒質中におけるS11データ，S(0)11 (ω)
および S(n)11 (ω)は角周波数領域におけるアブレーション前およびアブレーション中
(n番目のスナップショット)の S11データである．角周波数領域における S11(ω)は
次式で表される．
S11(ω) =
√
µ(ω)/ϵ(ω)−√µprob(ω)/ϵprob(ω)√
µ(ω)/ϵ(ω) +
√
µprob(ω)/ϵprob(ω)
(4.3)
このモデルを用いて，アブレーション前およびアブレーション中 (n番目のスナッ
プショット)の複素誘電率 ϵiは次式で導出する．
ϵi(ω) = ϵprob(ω)
 1√ϵprob(ω)(ρi − 1)− 1√ϵcal(ω)(ρi + 1)
1√
ϵcal(ω)
(ρi − 1)− 1√
ϵprob(ω)
(ρi + 1)
−2 (4.4)
ここで，i = 0, nであり，ϵprob(ω)および ϵcal(ω)は角周波数領域におけるMWAプ
ローブおよび較正用媒質の複素誘電率である．同推定値からDebyeモデルでの最小
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図 4.2: 複素誘電率推定法および領域計測技術を統合した処理手順
二乗解を求め，所望の周波数の複素誘電率およびアブレーション前後の変化率 ξϵ，
ξσを求める．
4.3 処理手順
複素誘電率推定法および領域計測技術を統合した処理手順は次の通りである．
Step 1) アブレーション開始前 (T = 0)および n番目のスナップショットにおけ
るアブレーション中の受信信号 (S21データ)および S11データを取得する．
Step 2) 受信信号にノイズ除去フィルタ (例えば，整合フィルタ)を適用する．
Step 3) S11データから式 4.4を用いて，アブレーション前およびn番目のスナッ
プショットにおけるアブレーション中の複素誘電率を推定する．
Step 4) TDOAに基づく手法，または波形再構成に基づく手法を用いて rBを
決定する．
同手法の重要な特徴は，追加の装置を必要とせず，プローブ材質およびエタノール
などの既知媒質の安易に入手可能な誘電特性のみを取得すれば，生体組織の先験情
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図 4.3: 2次元 FDTD解析における数値乳房モデル (a)Class 3 (b)Class 4
報を必要としない点である．これはTDOAに基づく，および波形再構成に基づく
手法の特長であるリアルタイム性を維持し，より臨床応用へ近づけることが可能で
ある．
4.4 2次元FDTD解析による性能評価と領域計測技術との統合
4.4.1 数値計算モデル
複素誘電率推定法の性能を評価するため，3.4.1項と同様のFDTDコード，および
精緻な乳房数値ファントムClass 3“ heterogeneously dense”(ID number 062204)，
Class 4“ very dense”(ID number 012304)を使用した [34]．図 4.3にClass 3およ
び Class 4ファントムのDebyeパラメータ∆ϵの誘電率分布を示す．図 4.3の白丸
として示すように，送信素子として ϵ∞ = 2.1,∆ϵ = 0, σ = 0 S/mのMWAプロー
ブを焼灼中心位置に配置する. 受信素子は，乳房の外側かつ円状に等間隔で 20個
配置されている．送信信号は中心周波数が 2.45 GHz，3 dB帯域幅が 1.9 GHzのガ
ウス変調パルスである．また，FDTD計算領域のセルサイズは 0.5 mmである．波
形の歪みによって引き起こされる系統誤差を評価するために，雑音のない場合を仮
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図 4.4: 2次元 FDTD解析における複素誘電率の推定結果
表 4.1: 2.45 GHzにおける誘電率および導電率の推定結果 (Class 3)
アブレーション前 アブレーション中 　
ϵ0 σ0 [S/m] ϵn σn [S/m]
真値 51.285 0.799 30.771 0.479
推定値 56.100 0.813 30.252 0.473
相対誤差 9.39% 1.75% -1.69% -1.25%
定する．
4.4.2 複素誘電率推定の評価
較正媒質としてエタノールを用いたときのMWAプローブ周辺媒質の複素誘電
率の推定結果を図 4.4に示す．黒い点線はアブレーション前，青い点線はアブレー
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表 4.2: 2.45 GHzにおける誘電率および導電率の推定結果 (Class 4)
アブレーション前 アブレーション中 　
ϵ0 σ0 [S/m] ϵn σn [S/m]
真値 45.805 0.680 27.483 0.408
推定値 50.300 0.504 27.603 0.251
相対誤差 9.81% -25.9% 0.44% -38.5%
表 4.3: アブレーション効果の推定結果
Class 3 Class 4 　
ξϵ ξσ ξϵ ξσ
真値 0.6 0.6 0.6 0.6
推定値 0.5385 0.5684 0.5481 0.4943
相対誤差 -10.3% -5.27% -8.65% -17.6%
ション中の真値を示す．赤点はアブレーション前の推定値，紫点はアブレーション
中の推定値を示し，各実線は単極デバイモデルでフィッティングした結果である．
エタノールのデバイパラメータは，ϵ∞ = 4.380,∆ϵ = 20.615, σ = 0.001 S/m, τ =
1.87× 10−10 secを用いた [39]．同図を基に算出した所望の周波数 2.45 GHzにおけ
る Class 3および Class 4の比誘電率および導電率を表 4.1，表 4.2に示す，また，
Class 3およびClass 4におけるアブレーション効果の真値および推定値を表 4.3に
示す．同図および同表より，相対誤差 10 %程度で推定可能であることが確認でき
る．図 4.4の (b)において，真値と推定値に誤差が見られるが，プローブ周辺が不
均質媒質であることによる影響や較正媒質のデバイパラメータに依存するなどの原
因が考えられる．
4.4.3 領域計測技術による推定結果と定量評価
ここで，4.4.2項で推定された複素誘電率を用いて，x軸半径 10 mm，y軸半径
8 mmで示されるアブレーション領域推定を行った．到来時間の早い波形のみを用
いるため，受信した信号に対し，1.2波長分の幅を有するレイズドコサインフィルタ
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表 4.4: アブレーション境界推定の誤差中央値
Class 3 Class 4 　
TDOA 提案法 TDOA 提案法
真値 0.683 mm 0.691 mm 0.764 mm 0.826 mm
推定値 1.419 mm 1.832 mm 0.965 mm 1.339 mm
を適用した．図 4.5および図 4.6にTDOAに基づく手法および波形再構成に基づく
手法を用いてアブレーション領域を推定した結果を示す．これらの図のClass 3お
よびClass 4における，TDOAに基づく手法および提案法の誤差中央値は表 4.4に
示す．これらのデータおよび定量評価より，先験情報を必要とせず，凡そアブレー
ション領域の画像化が可能である．
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図 4.5: 真値および推定された複素誘電率を用いたClass 3ファントムにおけるアブ
レーション領域推定結果
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図 4.6: 真値および推定された複素誘電率を用いたClass 4ファントムにおけるアブ
レーション領域推定結果
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本論文では，低侵襲で乳癌等の治療に有望であるマイクロ波アブレーションにおけ
る，アブレーション領域推定のための波形再構成に基づくリアルタイム画像化アル
ゴリズム，およびマイクロ波画像化法と複素誘電率推定法の統合を提案した．同技
術では，確実な治療および患者の安全性を確保するため，アブレーション領域の高
精度かつリアルタイムでの画像化が必要である．そこで本論文では，従来法である
TDOAに基づくアルゴリズムのアブレーションによる組織の比誘電率の低下に加
えて，導電率の低下も考慮したアルゴリズムを提案した．精緻な数値乳房モデルに
よる 100パターンのアブレーション領域サンプルを用いた 2次元 FDTD解析にお
いて，提案法は誤差中央値 1 mm以内の精度かつ約 0.3秒の計算時間で正確な境界
推定を可能とすることを実証した．SNRが 20 dBの環境下の場合にも，提案法は
誤差中央値 1 mm以内の推定が可能であった．これは特に ξϵ = ξσ = 0.9のような
アブレーションによる影響が小さい場合に有効であり，TDOAに基づく手法と比
較し約 1/2程度の誤差低減を達成した．上記の検証結果から提案法は，TDOAに
基づく画像化法の利点である高いロバスト性とリアルタイム性を維持し，アブレー
ション境界推定の精度を向上させたと結論付けられる．また同軸スロットアンテナ
をアブレーションプローブとして想定した，3次元FDTD解析及び実験による性能
評価により，提案法がアブレーション境界を概ね高精度に再構成することを確認し
た．しかしながら，送信源から受信アンテナまで電波が直線的に伝播することを仮
定しており，組織の不均質性によって複雑な散乱が起こると，一部の推定点が大き
く外れてしまう場合がある．また，アブレーションプローブ位置が皮膚に近い位置
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などでは，電磁波の回り込みにより推定点が外れてしまうこともある．これらの問
題は，逆散乱解析や表面形状推定の手法との統合により，事前に凡その背景媒質情
報や乳房の形状情報を把握し，受信信号のフィルタリング位置を決定することで，
精度の向上が期待できる．そのため，今後の課題としてフィルタリング機能の精度
向上や電波吸収体による漏れ込み電波の低減などが挙げられる．
一方で，TDOAに基づく手法や提案法では先験情報である複素誘電率を過去の
データベースおよび温度情報から推定しているが，実際には個人差による複素誘
電率のばらつきがあり，領域再構成の誤差要因となる．同問題に対して，S11パラ
メータを利用した複素誘電率推定法を導入した．精緻な数値乳房モデルによる 2次
元 FDTD計算により，先験情報を必要とせず，高精度なアブレーション境界の再
構成が可能であることを実証した．しかしながら，複素誘電率の推定精度は較正媒
質に大きく依存し，今回の調査では特に導電率において期待する結果を得られな
かった．これは，較正媒質の検討や複数の較正媒質による測定によって精度の向上
が期待できる．また，3次元FDTD解析や実験によってさらなるアルゴリズムの検
証を必要とする．そこで今後の課題として，較正媒質の検討や乳房ファントムによ
る実験よる原理検証が挙げられる．
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付録 A
反対側境界からの反射波を用いた領域推定法
本章では，反対側境界からの反射波を用いた領域推定法について述べる．
A.1 観測モデル
図 A.1は，波形再構成に基づく画像化法のデータ取得のための観測モデルを示
す．アブレーションの経過時間は T で示され，T = 0はアブレーション前の時刻
に，T > 0はアブレーション中の時刻に対応する．単一の送信素子 (図A.1の白丸)
を乳腺組織内に位置する腫瘍に挿入し，複数の受信素子 (図A.1の黒丸)を乳房の
片側に寄せて配置する．受信信号の定義は 3.1節と同様である．
A.2 反対側境界からの反射波を用いた領域推定原理
図A.1に示すように，rCでの受信波形 sn(rC, t)には送信源から直線的に組織を
伝播し受信素子に到達する波形 (以下，第一次受信波形とする)に加えて，反対側
の乳房境界で反射し組織を伝搬して受信素子に到達する波形 (以下，第二次受信波
形とする)が記録されている．そのため，第二次受信波形の到来時間差を抽出する
ことで，受信素子の設置されていない側の境界推定が期待できる．そこで第一次受
信波形の到来時間を導出した後，同到来時間付近の信号を抑圧し，再度境界抽出の
処理によって第二次受信波形の到来時間を導出する．
処理手順は次の通りである．
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図 A.1: 反射波を用いた領域推定法における観測モデル
Step 1) TDOAに基づく手法または波形再構成に基づく手法により，第一受信
波形による領域推定点を抽出する．
Step 2) Step 1で得られた到来時間から，フィルタリング処理により第一受信
波形に相当する信号を抑圧する．
Step 3) 再度，TDOAに基づく手法または波形再構成に基づく手法により，第
二次受信波形による領域推定点を抽出する．
Step 4) 式 2.11より rBが決定する．
A.3 2次元FDTD解析による性能評価
本章では，2次元 FDTD解析による反対側境界からの反射波を用いた領域推定
法の性能評価について述べる．
A.3.1 数値計算モデル
3.4.1項と同様のFDTDコードを使用し，単純な数値モデルにおいて反射波を用
いた領域推定法の性能を評価した．本評価では，アルゴリズムの検証のために円か
ら成る単純なモデルを考える．図A.2に単純な数値モデルのDebyeパラメータ∆ϵ
の誘電率分布を示す．送信素子は円の中心に配置し，受信素子は外部に片側かつ半
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図 A.2: 2次元 FDTD解析における単純な数値モデル
円状に等間隔で 10個配置されている．同数値モデルのアブレーション前の組織の
平均比誘電率および導電率は，それぞれ ϵAB0 = 20および σAB0 = 0.8 S/mであり，
平均的な乳房組織に近い値を有する．送信信号は中心周波数が 2.45 GHz，3 dB帯
域幅が 1.9 GHzのガウス変調パルスである．また，FDTD計算領域のセルサイズ
は 0.5 mmである．波形の歪みによって引き起こされる系統誤差を評価するために，
雑音のない場合を仮定する．
A.3.2 アブレーション領域境界推定の評価
アブレーション処置によってアブレーション領域内の全 Debyeパラメータが一
様に 40 %減衰，すなわちアブレーション効果 ξϵ = ξσ = 0.6の場合についてシミュ
レーションを行った．アブレーション領域は，アブレーション中の受信波形が測定
された瞬間に半径 40 mmの円形としてモデル化している．第一次受信波形の抑圧
手法として 6波長分のフィルタ幅を持つのロールオフフィルタを用いた．同フィル
タは，第一次受信波形の最大値を中心とし適用する．図 A.4にアンテナ#1，#5，
#9における受信波形およびフィルタリング処理後の波形の例を示す．アンテナ#1，
#5，#9のフィルタリングした受信波形は，それぞれ仮想アンテナ#11，#15，#19
の受信波形に対応する．図A.3はTDOAに基づく反対側境界からの反射波を用い
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図 A.3: 2次元 FDTD解析におけるアブレーション領域推定結果
た領域推定法によるアブレーション領域の推定結果を示す．同図は，黒点が実際の
受信アンテナ，黒バツが仮想的な受信アンテナを示す．また，赤点が第一次受信波
形による境界推定点，赤バツが第二次受信波形による境界推定点である．同推定結
果の誤差中央値は 0.318 mmである．同図より，アンテナが実際に設置されていな
い部分の領域境界においても，高精度に推定できることが確認できる．
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図 A.4: 各アンテナ位置における受信信号 (a)(c)(e)フィルタリング処理前 (b)(d)(f)
フィルタリング処理後
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振幅情報を用いた領域推定法
本章では，振幅情報を用いた領域推定法について述べる．
B.1 観測モデル
図 B.1に振幅情報を用いた領域推定法のデータ取得のための観測モデルを示す．
同図は 3.1節の図 3.1と同一のモデルであり，時間や素子，受信信号に関する定義
も 3.1節と同様である．
B.2 振幅情報を用いた領域推定原理
2.1.4.2項で述べたTDOAに基づく手法では，アブレーションによる誘電率の低
下を利用し，アブレーション前後の位相差から領域を推定する．同手法では，導電
率の低下による振幅の減衰を考慮していない．そのため，アブレーション前後の振
幅差を利用したアブレーション領域推定法を提案する．
図 3.1に示すようにアブレーション領域境界点を rBとし，RAB = |rA− rB|およ
びRBC = |rB − rC|と定義する．TDOAに基づく画像化法と同様の伝播モデルを
仮定し，信号が直線的に伝搬するという仮定では，角周波数領域におけるアブレー
ション前およびアブレーション中の信号は次式で表す．
S0(rC, ω;R
AB) = Ssrc(ω)e
−(α0(ω)RAB+α(ω)RBC) (B.1)
Sn(rC, ω;R
AB) = Ssrc(ω)e
−(αn(ω)RAB+α(ω)RBC) (B.2)
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図 B.1: 振幅情報に基づく手法における観測モデル
ここで，S0(rC, ω;RAB)および Sn(rC, ω;RAB)は角周波数領域における，アブレー
ション前およびアブレーション中 (n番目のスナップショット)の受信信号を示す．
アブレーション前およびアブレーション中 (n番目のスナップショット)における振
幅の変化 α0(ω), αn(ω)は次式で定義する．
αi(ω) = ω
√
µϵi
[
1
2
√
1 +
σ2i
ω2ϵ2i
− 1
2
] 1
2
(B.3)
但し，i = 0, nである．ここで，ϵnおよび σnはそれぞれ n番目のスナップショット
におけるアブレーションされた組織の比誘電率および導電率，ϵ0および σ0はそれ
ぞれアブレーション前の組織の比誘電率および導電率である．このモデルを用い
て，アブレーション前およびアブレーション中の信号の振幅比を次式で示す．
S0(rC, ω;R
AB)/Sn(rC, ω;R
AB) = e−(α0(ω)−αn(ω))R
AB
(B.4)
n番目の瞬間における送信素子位置からアブレーション境界点までの距離RABn は
次式で導出する．
RABn = −
ln
(
S0(rC, ω;R
AB)/Sn(rC, ω;R
AB)
)
α0(ω)− αn(ω) (B.5)
最後に，アブレーション境界点は rB = RˆABu + rAで得られる．ここで，uは rA
から rC方向の単位ベクトルである．
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図 B.2: 2次元 FDTD解析における均質な数値乳房モデル
B.3 2次元FDTD解析による性能評価
本節では，2次元 FDTD解析による振幅情報を用いた領域推定法の性能評価に
ついて述べる．
B.3.1 数値計算モデル
3.4.1項と同様のFDTDコードを使用し，均質な数値乳房ファントムにおいて振
幅情報を用いた領域推定法の性能を評価した．本評価では，アルゴリズムの検証の
ためにMRIデータから導出されたClass 3ファントムを基に作製した，皮膚，乳房
の平均比誘電率および導電率を有する組織，癌組織の 3つのみで構成される均質乳
房モデルを使用する．図A.2に数値乳房ファントムのDebyeパラメータ ϵ∞の誘電
率分布を示す．送信素子は乳房の平均比誘電率および導電率を有する組織内に配置
し，受信素子は乳房の外側かつ円状に等間隔で 20個配置されている．送信素子を
取り囲むアブレーション前の組織の比誘電率および導電率は，それぞれ ϵAB0 = 18.7
および σAB0 = 0.588 S/mである．送信信号は中心周波数が 2.45 GHz，3 dB帯域
幅が 1.9 GHzのガウス変調パルスである．また，FDTD計算領域のセルサイズは
0.5 mmである．波形の歪みによって引き起こされる系統誤差を評価するために，
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図 B.3: 2次元 FDTD解析における誤差
の評価
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図 B.4: アンテナ#1における受信波形
雑音のない状況を仮定する．
B.3.2 アブレーション領域境界推定の評価
アブレーション処置によってアブレーション領域内の全 Debyeパラメータが一
様に 40 %減衰，すなわちアブレーション効果 ξϵ = ξσ = 0.6の場合についてシミュ
レーションを行った．アブレーション領域は，アブレーション中の受信波形が測定
された瞬間に x軸半径 10 mm，y軸半径 8 mmの楕円形としてモデル化している．
図B.3に各周波数における，アブレーション境界真値および推定値の誤差中央値お
よびRMSEを示す．また，図B.4にアンテナ#1における受信波形を示す．これら
の結果より一部の低周波数帯域においては誤差が少ないが，その他の大部分の周波
数においては数十mm程度の大きなが誤差が確認できる．特に，主要周波数帯域
(1.5 Ghz ˜　 3.5GHz)でも 10数mm程度の誤差が確認できる．図 B.4の青点で示
す周波数における画像化結果を図B.5に示す．同図より，1 GHz以降の周波数にお
いて推定点の発散が見られる．これは，図B.4で確認されるように，受信波形の歪
み，すなわちアブレーション前およびアブレーション中の波形の変化が振幅に及ぼ
す影響が大きいためであると考えられる．
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図 B.5: 各周波数におけるアブレーション領域推定結果
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